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Rentgenová počítačová tomografie umožňuje nedestruktivní 3D zobrazování vnitřní struk-
tury objektů, je však omezena absorpčními vlastnostmi látek. Zobrazování ve fázovém
kontrastu umožňuje pozorování vzorků s nízkou absorpcí nebo částí, jež mají absorpci
velmi podobnou. Kvůli požadavkům na prostorovou koherenci záření bylo zobrazování
ve fázovém kontrastu dlouhou dobu omezeno na synchrotronové zdroje nebo na speciální
techniky. S rozvojem techniky je dnes možné použití těchto metod i na laboratorních zdro-
jích. Tato práce podává základní přehled dnes používaných metod zobrazování ve fázovém
kontrastu s důrazem na metodu volného šíření záření. Ukazuje příklady použití této meto-
dy a aplikaci tzv. phase retrieval algoritmu na datech z tomografických systémů RIGAKU
Nano3DX a GE phoenix v|tome|x L240 v Laboratoři rentgenové mikro a nanotomografie
CEITEC VUT.
Summary
X-ray computed tomography is a nondestructive method for 3D imaging of inner struc-
ture of objects; it is, however, restricted by absorption properties of materials. With phase
contrast imaging, observation of samples with low absorption or with parts with similar
absorption becomes possible. For a long time, phase contrast imaging has been restricted
to synchrotron radiation sources or special techniques due to requirement of spatial coher-
ence of radiation. Along with recent development of X-ray micro and nanofocus tubes and
X-ray detectors a phase contrast imaging becomes available also with laboratory sources.
In this work an overview of phase contrast imaging methods is given, with an emphassis
on propagation based method. Examples of this method and application of phase retrieval
algorithm on samples from RIGAKU Nano3DX and GE phoenix v|tome|x L240 stations
within Laboratory of X-ray micro and nanotomography CEITEC BUT are shown.
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Úvod
Rentgenová počítačová tomogragfie (CT), resp. mikrotomografie (mCT) je dnes běžně
používanou metodou pro nedestruktivní studium vnitřní struktury materiálů. Uplatnění
nalézá jak v průmyslu, tak ve vědeckých aplikacích. Informace o vzorku jsou získávány
měřením poklesu intenzity rentgenového záření při průchodu vzorkem.
Tato technika není dostatečná pro zobrazení vzorku vykazujícího malou absorpci nebo
při pozorování struktur, které mají absorpci velmi podobnou. Takovými vzorky jsou napří-
klad biologické materiály, měkké tkáně, uhlíkové kompozity, polymery aj. Záření vzorkem
sice projde s nezměněnou nebo pro různá místa obdobnou intenzitou, nicméně dojde i ke
změně jeho fáze. Fázi nelze detekovat přímo, neboť detektor zaznamenává intenzitu záře-
ní, tedy kvadrát amplitudy vlnění. Proto byly vyvinuty metody zobrazování ve fázovém
kontrastu, které umožní zobrazit buď přímo fázi, nebo změnu fáze způsobenou průchodem
záření přes objekt. Pozorování ve fázovém kontrastu může přinést nové informace nebo
snadněji segmentovatelná data [1, 2].
Podmínkou pro pozorování ve fázovém kontrastu je dostatečná koherence rentgenového
záření. Vysoce koherentním zdrojem jsou sychrotrony. Mnoho uživatelů tomografických
systémů využívajících jako zdroj synchrotronové záření provádí pozorování ve fázovém
kontrastu [3–8]. Nevýhodou měření na synchrotronu zpravidla bývá obtížná dostupnost
(nutnost podávání návrhů na měření v rámci projektů, vzdálenost synchrotronu od vědec-
kého pracoviště) a omezený měřicí čas.
S rozvojem techniky mCT zařízení se možnost pozorování ve fázovém kontrastu dostala
i k laboratorním zdrojům [2, 9–11]. Spolu s tím je snaha zachytit co nejmenší detaily nebo
struktury, tedy mít co nejmenší velikost voxelu [12].
V rámci Laboratoře rentgenové mikro a nanotomografie CEITEC VUT1 bylo v roce
2014 nainstalováno unikátní zařízení RIGAKU Nano3DX, které umožňuje dosáhnout ve-
likosti voxelu až 0,27 mm. Jeho geometrické uspořádání a malá velikost stopy umožňuje
pozorování ve fázovém kontrastu.
Cíli této práce jsou seznámení se s možnostmi využití fázového kontrastu v mCT a expe-
rimentální ověření metody volného šíření záření v rámci Laboratoře rentgenové počítačové
mikro a nanotomografie CEITEC VUT.
První kapitola této práce obsahuje obecný úvod k tomografii, v němž mimo jiné před-
stavuje veličiny důležité pro fázový kontrast. Druhá kapitola podává přehled o metodách
zobrazování ve fázovém kontrastu spolu s podmínkami, za kterých lze takové zobrazování
provádět. Podrobněji je vysvětlena metoda volného šíření záření. Ve třetí kapitole jsou
ukázány příklady pozorování ve fázovém kontrastu na stanicích GE phoenix v|tome|x
L240 a RIGAKU Nano3DX.





Základním principem počítačové tomografie je prozáření sledovaného objektu rentgeno-
vým zářením, přičemž je zaznamenáván poměr prošlé a původní intenzity. Takovéto sním-
ky jsou vytvořeny ze všech úhlů natočení předmětu od 0◦ do 180◦ nebo 360◦. Ze získaných
projekcí pomocí matematických metod je rekonstruován řez [13]. V této kapitole budou
podrobněji rozepsány jednotlivé kroky s důrazem na interakci záření s látkou a zpracování
obrazu.
1.1. Zdroje rentgenového záření
Rentgenové (rtg) záření je elektromagnetické záření o frekvencích 30PHz–30EHz, což
odpovídá vlnovým délkám 10 pm–10 nm a energiím 100 eV–100 keV. Obecně může vznikat
při pohybu nabitých částic s nenulovým zrychlením nebo při přeskocích elektronů mezi
atomovými slupkami [13].
Zdroj používaný v mCT laboratořích je schematicky nakreslen na obr. 1.1. Elektrony
jsou emitovány ze žhaveného vlákna (nejčastěji wolframového) a urychlovány potenciá-
lovým rozdílem na kovový terč (nejčastěji Cu, Mo, Ag nebo W). Používané urychlovací




Obrázek 1.1: Zdroj rentgenového záření používaný v laboratorních mCT, podle [14, s. 10].
Elektrony po dopadu na terč interagují s materiálem terče. Většina (pro typickou
trubici přes 99%) jejich energie je disipována ionizací atomů nebo vystřelením elektronů
z atomů pryč, což se nakonec projeví jako teplo [16, s. 183]. Malá část energie se přemění
na rentgenové záření, jehož spektrum se skládá z brzdného a charakteristického záření.
Na obr. 1.2 je rentgenové spektrum wolframového terče emitované elektrony dopadajícími
s energií 120 keV.
Pohybuje-li se urychlený elektron v blízkosti jádra, je jeho polem zpomalován a vy-
zařuje tzv. brzdné záření [17, s. 460]. Brzdné záření tvoří spojité spektrum energií, které















filtr 0,5 mm Cu
Obrázek 1.2: Intenzita záření rentgenového zdroje s wolframovou anodou pro dopadající
elektrony s energií 120 keV, bez a s použitím filtru. Spektrum vygenerováno programem
SpecCalc [15].
energie bývají obvykle odfiltrovány filtry umístěnými za výstup z trubice (na obr. 1.2 je
uvedeno spektrum filtrované Cu filtrem tloušťky 0,5mm). Celková intenzita I brzdného
záření způsobeného částicí s hmotností m a nábojem Ne dopadající na terč (N je při-
rozený násobek elementárního náboje e), jehož atomová jádra mají náboj Ze, kde Z je





Tato rovnice ukazuje, že účinnost vzniku brzdného záření se zvyšuje se zvyšujícím se
protonovým číslem materiálu terče.
Vrcholy v brzdném záření na obr. 1.2 jsou tvořeny charakteristickým spektrem ma-
teriálu terče [16, s. 36]. To vzniká, když dopadající elektron vyrazí elektron z vnitřních
slupek atomů (značených K, L, M, . . . ). Toto volné místo je zaplněno elektronem z vyšších
energetických slupek. Při přechodu elektronu mezi slupkami se uvolní energie ve formě
rentgenového záření odpovídající energetickému rozdílu hladin. Tyto energie jsou typické
pro každý atom. Například pro wolfram jsou vazebné energie K, L M slupek rovny po řadě
70 keV, 11 keV, 3 keV. Je-li elektron z K-slupky uvolněn a jeho místo obsazeno elektronem
z L-slupky, uvolní se foton s energií 59 keV. Na obr. 1.2 lze pozorovat první vrchol na této
hodnotě.
Dalším používaným zdrojem je synchrotron. Elektrony jsou nejprve urychleny lineár-
ním urychlovačem pomocí elektrického pole a poté dále v kruhovém urychlovači, ve kterém
jsou na svojí dráze udržovány magnetickým polem. Elektrické a magnetické pole je syn-
chronizováno s pohybem částic tak, aby se urychlily na rychlosti blízké rychlosti světla.
Tyto vysokoenergetické částice v místech, kde je jejich trajektorie zakřivována magnetic-
kým polem, vyzařují elektromagnetické záření o vysokých frekvencích. Oproti laborator-
ním zdrojům dokáže poskytnout záření s vyšší intenzitou a (v jistém rozmezí) lze libovolně
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měnit jeho frekvenci, která není závislá na použitém kovu [13]. Záření je mnohem více ko-
herentní (viz sekce 2.1), na tomografických stanicích využívajících synchrotronové záření
lze tedy velmi dobře pozorovat ve fázovém kontrastu.
1.2. Interakce rentgenového záření s látkou
1.2.1. Lineární koeficient absorpce
Pro monochromatické záření o intenzitě I0 je intenzita I záření prošlého homogenním
materiálem o tloušťce x rovna
I = I0 exp(−µx),
kde µ je lineární koeficient absorpce. Tomuto vztahu se říká Lambertův–Beerův zákon.
Dále je definován hmotnostní absorpční koeficient jako µmass = µ/ϱ, kde ϱ je hustota dané
látky.
Koeficient µ se obecně může měnit s polohou. Pohybuje-li se paprsek podél přímky Φ










Obrázek 1.3: Příspěvek každého voxelu (objemového elementu o rozměru dt ve směru
přímky Φ) k celkovému µ, podle [13].
Pro monochromatický, resp. polychromatický, svazek fotonů o různých energiích E
bude prošlá intenzita dána jako











kde j0(E) je spektrální hustota intenzity svazku před vstupem do materiálu. Úpravou






≡ ps(Φ) , (1.2)
kde funkce ps je závislá na trajektorii Φ paprsku v materiálu. Nalézt funkci ps je hlavním
problémem počítačové tomografie, protože tomograf měří právě poměr I/I0 v různých
pozicích předmětu i paprsku, tedy pro různé přímky Φ [13].
1Zápisem Φ f dt se rozumí křivkový integrál z funkce f podél křivky Φ.
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Ke koeficientu absorpce přispívá v rentgenové až gama oblasti energií (desítky eV až
























Obrázek 1.4: Interakce elektromagnetického záření s hmotou, podle [18, s. 37–41].
Koherentní, Rayleighův rozptyl
Elektrické pole fotonů dopadajících na atom nese energii, která způsobí oscilaci všech
elektronů v atomu [18, s. 37]. Elektronový obal ihned tuto energii vyzáří ve formě fotonu
se stejnou energií, jako měl dopadající foton, v jiném směru (obr. 1.4 Rayleighův rozptyl).
Během interakce nedochází k odtržení elektronů, tedy k ionizaci atomu. Úhel, o který se
trajektorie fotonu vychýlí, roste s energií fotonu. Pravděpodobnost výskytu procesu je
nízká, v měkkých tkáních nastává v méně než 5% interakcí nad 70 keV a ve 12% pro
30 keV [18, s. 37].
Nekoherentní, Comptonův rozptyl
Jedná se o nepružný rozptyl fotonů na elektronech ve vnějších, nejčastěji valenčních, slup-
kách atomů [18, s. 38]. Po srážce s elektronem mu foton předá část své kinetické energie
a udělí mu tím hybnost ve směru jiném, než se původně pohyboval. V důsledku zákona
zachování hybnosti a energie se foton rozptýlí v jiném směru a s menší energií než původní
foton (obr. 1.4 Comptonův rozptyl).
Limitním případem tohoto rozptylu pro nízké energie je situace, kdy rozptýlený foton
má stejnou energii jako dopadající foton. Tento rozptyl se nazývá Thomsonův.
Fotoelektrický jev
Při tomto jevu je všechna energie dopadajícího fotonu absorbována elektronem, který je
vystřelen z atomu ven (obr. 1.4 Fotoelektrický jev). Aby k tomu mohlo dojít, dopadající fo-
ton musí mít energii rovnu minimálně vazební energii daného elektronu. Na uvolněné místo
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se dostanou elektrony z vyšších energetických hladin za současného uvolnění Augerových
elektronů nebo vyzáření rentgenového záření o energii odpovídající rozdílu energetických
hladin. Tyto energie jsou typické pro každý prvek a jsou původci charakteristických píků
v emisním spektru příslušného prvku.
Pravděpodobnost fotoelektrického jevu na jednotku hmotnosti je přibližně úměrná
Z3/E3 [18, s. 40]. Roste tedy s rostoucím protonovým číslem a klesající energií fotonů.
K vystřelení elektronu však nemůže dojít, pokud je energie fotonu menší než vazebná
energie elektronu, potom pravděpodobnost jevu velice rychle klesne.
Tvorba párů elektron–pozitron
Pro velmi vysoké energie může dojít k vytvoření páru elektron–pozitron [18, s. 44]. Do-
padající záření interaguje s elektrickým polem jádra atomu a jeho energie se využije na
tvorbu páru. Klidová energie elektronu je 0,511MeV, minimální energie fotonu pro vznik
páru je dvojnásobek, tedy 1,02MeV. Zbylá energie fotonu je disipována na kinetickou
energii elektronů v atomu. Elektrony a pozitrony ztrácí svou kinetickou energii excitací
a ionizací. Když pozitron ztratí všechnu svou kinetickou energii, anihiluje s elektronem
za vzniku dvou fotonů o energii 0,511MeV s opačnými směry pohybu. V rozsahu energií
používaných v mCT se páry elektron–pozitron netvoří.
Pro různé energie mají jevy odlišnou pravděpodobnost výskytu. Graf na obr. 1.5 ukazuje
















Obrázek 1.5: Příspěvky jednotlivých jevů ke hmotnostnímu koeficientu absorpce pro různé
energie pro měkkou tkáň (Z ≈ 7), podle [18, s. 45].
1.2.2. Index lomu v rentgenové oblasti
Chování materiálu při průchodu rtg záření lze popsat komplexním indexem lomu
n = 1− δ + iβ. (1.3)
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Imaginární část β určuje útlum vlny a souvisí s lineárním absorpčním koeficientem




kde λ je vlnová délka záření.
Koeficient δ v reálné části je snížení indexu lomu, angl. index refraction decrement,
které určuje fázový posun vlny oproti vlně šířící se ve vakuu. K tomuto koeficientu přispívá
koherentní Thompsonův rozptyl, kdy rozptýlený foton má stejnou energii jako dopadající
foton [1, s. 30]. Při takovém rozptylu bude fáze záření prošlého předmětem jiná, než kdyby
k rozptylu nedošlo. Při každém dalším rozptylu se tento rozdíl zvětší. Fázová rychlost
záření v předmětu bude větší než rychlost šíření ve vakuu c, což povede ke změně indexu
lomu.
V mikroskopickém pohledu lze index lomu v rentgenové oblasti popsat následujícím
způsobem. V klasické teorii disperze jsou atomy modelovány dipóly. Index lomu lze potom
vyjádřit jako
n = 1− Nλ
2e2




kde N je počet atomů, c je rychlost světla, ω je úhlová frekvence vlnění a f(λ), f(ω)
je atomový rozptylový faktor [19, s. 93, 20, s. 45]. Ten je komplexní veličinou f(ω) =
= f1(ω)+if2(ω), která udává poměr amplitudy záření rozptýleného atomem A a amplitudy
záření rozptýleného elektronem za stejných podmínek A0:








kde r0 = e2/mc2 = 2,8 fm je klasický poloměr elektronu, r je vzdálenost bodu pozorování
od místa rozptylu, ξ je úhel rozptylu a P (ξ) je polarizační faktor, který je roven 1 pro
dopadající vektor elektrické intenzity kolmý k rovině rozptylu a cos ξ pro dopadající vektor
elektrické intenzity v rovině rozptylu.
Dosazením komplexního vyjádření f(ω) do rovnice 1.5 a porovnáním s rovnicí 1.3 lze








Pro malé rozptylové úhly a pro velké vlnové délky ve srovnání s rozměry atomu je
atomový rozptylový faktor nezávislý na úhlu rozptylu [19, s. 149]. Tento limitní stav je
možno vyjádřit jako f1(0) + if2(0). Obecnější vyjádření atomového rozptylového faktoru
pro všechny rozptylové úhly a pro velké vlnové délky ve srovnání s rozměry atomu, tedy
pro frekvence mnohem větší než vlastní frekvence atomů, lze psát f1(0)+∆f0(ξ)+ if2(0),
kde∆f0(ξ) je úhlově závislá korekce významná v blízkosti absorpčních hran. Pro frekvence
vzdálené od vlastních frekvencí přibližně platí f1(0) ≈ Z [19, s. 145].
Je-li možno zanedbat disperzní korekci, lze δ pro homogenní materiál vyjádřit z rov-




ϱλ2 = 2,72 · 1010 Z
A
ϱλ2,
kde mH je hmotnost vodíku, Am je atomová hmotnost rozptylujícího atomu a ϱ je hustota.
Pro velké množství prvků je poměr Z/A ≈ 1/2, δ lze tedy odhadnout vztahem [1, s. 31]
δ ≈ 1,31 · 10−6 ϱλ2,
8
1.2. INTERAKCE RENTGENOVÉHO ZÁŘENÍ S LÁTKOU
kde ϱ je v g·cm−3 a λ je v Å.
Hodnoty f1(ω), f2(ω) jsou tabelovány v [21]. Hodnoty δ, resp. β se pro rentgenové
záření pro lehké materiály pohybují v řádech 10−5–10−6, resp. 10−8–10−9 a jsou závislé
na materiálovém složení a energii použitého záření [1, s. 31]. Na obr. 1.6 je závislost δ, β
na energii použitého rentgenového záření pro uhlík (ϱ = 2,2 g·cm−3). „Skok“ uprostřed je
způsoben K–absorpční hranou uhlíku na energii 284 eV [22]. Pro uvedené energie daleko od
absorpčních hran poměr δ/β, který zároveň vyjadřuje míru projevu fázového kontrastu [1,












Obrázek 1.6: Závislost δ, β na energii rentgenového záření pro uhlík (ϱ = 2,2 g·cm−3),
podle [23].
Vlna √I0 exp(ikz) šířící se ve směru osy z má těsně po průchodu vzorkem umístě-
ným v z = 0 změněnou jak amplitudu A, tak fázi φ (šíření vlny materiálem je obvykle
zanedbáváno) [24]:
ψ(x, y, z = 0) =
√
I0 exp(iφ(x, y)− µ˜(x, y)/2),
kde µ˜ = − Φ µ dt v rovnici 1.1 pro přímku rovnoběžnou s osou z. Intenzita vlny je dána
druhou mocninou vlnové funkce:
I = |ψ|2 = I0 exp(−µ¯),
což je Lambertův-Beerův zákon představený v části 1.2.1.
Výraz T ≡ exp(iφ(x, y)−µ˜(x, y)/2) je funkce propustnosti a vyjadřuje poměr amplitud
prošlé a dopadající vlny. Tato funkce souvisí s indexem lomu vztahem
T (x, y) = A(x, y) exp (iφ (x, y)) ,
kde amplituda je rovna
















δ(x, y, z) dz,
kde φ0 je fázový posun vlny, který by získala, kdyby tam žádný předmět nebyl. Pro ho-
mogenní materiál (δ = konst.) platí přímá úměrnost mezi změnou fáze záření a tloušťkou
předmětu t(x, y):
φ(x, y)− φ0 = −2pδ
λ
t(x, y). (1.7)
1.3. Detekce rentgenového záření
Industriální tomografy používají jako detektory tzv. flat-panely. Rentgenové paprsky dopa-
dají na scintilační desku, kde způsobí excitaci atomů. Elektrony při zpátečním přeskoku na
nižší energetické hladiny vyzáří fotony o nižší frekvenci, která již patří do viditelné oblasti.
Vzniklé světlo je detekováno klasickými křemíkovými fotocitlivými články, kde dopada-
jící fotony excitují atomy křemíku a zvýšený počet elektronů v nejvyšších energetických
hladinách způsobí, že článek vede proud, který lze měřit [13, 25, s. 219].
Detektory u zařízení dosahujících vyššího rozlišení a s menším zorným polem, jako
jsou synchrotrony nebo nanotomografy, využívají k detekci světla senzory založené na
architektuře CCD nebo CMOS.
1.4. Rekonstrukce obrazu
Výsledkem skenování předmětu f(x, y) je řada projekcí p(ϱ, θ), které představují funkci
ps zmíněnou v části 1.2.1. Význam jednotlivých proměnných je objasněn na obrázku 1.8.
Cílem rekonstrukce je ze získaných projekcí vytvořit řez předmětu. Tato problematika je
velmi obsáhlá. V této části je popsána rekonstrukční metoda filtrovaná zpětná projekce
pro paralelní svazek paprsků.
1.4.1. Filtrovaná zpětná projekce





který vznikne sečtením všech příspěvků předmětu k absorpci podél přímky Φ implicitně
určené rovnicí x cos θ + y sin θ = ϱ, kde θ, ϱ jsou parametry.






f(x, y)δ(x cos θ + y sin θ − ϱ) dxdy, (1.8)
který vyjadřuje Radonovu transformaci funkce f(x, y). Pro vizualizaci výsledku Radono-
vy transformace slouží sinogram [26, s. 25]. Na obr. 1.7 je fantom hlavy2 vygenerovaný
2Fantom hlavy je velmi zjednodušený model hlavy. Má oválný tvar a obsahuje několik oblastí s různou
hustotou (hodnotou šedé). Fantom vygenerovaný v programu MATLAB představuje příčný řez.
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v programu MATLAB a jeho sinogram: na ose x je úhel θ, na ose y je souřadnice ϱ a ve


















0◦ 45◦ 90◦ 135◦ 180◦
Obrázek 1.7: Vlevo fantom vygenerovaný v Matlabu, vpravo vytvořený sinogram.
Fourierův projekční teorém [16, s. 31]
1D Fourierova transformace3 projekce p(ϱ, θ) předmětu f(x, y) měřená v úhlu θ se rovná
















Obrázek 1.8: Fourierův projekční teorém. Vlevo: prozářením předmětu f(x, y) vznikne
projekce p(ϱ, θ). Vpravo: Fourierova transformace předmětu F (u, v) ve frekvenční doméně.
Podle [13, 27, s. 57].
3N -rozměrná Fourierova transformace: F {f (x⃗)} (ω⃗) =

RN f (x⃗) exp (−i2px⃗ · ω⃗) dN x⃗.
Zpětná N -rozměrná Fourierova transformace: F−1 {F (ω⃗)} (x⃗) = RN F (ω⃗) exp (i2px⃗ · ω⃗) dN ω⃗.
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Důkaz. 1D Fourierova transformace projekce p(ϱ, θ) v proměnné Ω je
P (Ω, θ) = F {p(ϱ, θ)} (Ω, θ) =
∞
−∞
p(ϱ, θ) exp (−i2pΩϱ) dϱ.
Tento vztah lze dále upravovat. Projekce p(ϱ, θ) je Radonovou transformací předmětu
podle rovnice 1.8. Dále je zaměněno pořadí integrace podle Fubiniovy věty (ověření před-
pokladů vynecháno) [28, s. 45] a využito definice δ-distribuce:
∞
−∞









f(x, y)δ(x cos θ + y sin θ − ϱ) dxdy

















f(x, y) exp (−i2pΩ(x cos θ + y sin θ)) dxdy =
= F {f(x, y)} (Ω cos θ,Ω sin θ) = P (Ω, θ).
V předposledním řádku lze rozpoznat řez 2D Fourierovou transformací předmětu P (Ω, θ).
Tím je Fourierův projekční teorém dokázán.
Z naměřených projekcí teoreticky lze rekonstruovat řez předmětem následujícím postu-
pem: spočte se 1D Fourierova transformace všech projekcí, jejich poskládáním se vytvoří
2D Fourierův obraz předmětu a zpětnou 2D Fourierovou transformací se vypočítá předmět.
Inverzní Fourierova transformace je však numericky nestabilní, proto se v praxi postupuje
jinak.
Cílem je získat obraz předmětu:





F (u, v) exp (i2p(ux+ vy)) dudv.
















p(ϱ, θ) exp (−i2pΩϱ) dϱ
 exp (i2pΩ(x cos θ + y sin θ)) dΩdθ. (1.9)
Výraz 1.9 je analytickým vyjádřením inverze Radonovy transformace předmětu. Výraz
|ω| ∞−∞ p(ϱ, θ) exp (−i2pΩϱ) dϱ reprezentuje projekci filtrovanou ve frekvenční doméně vý-
razem |Ω|, tzv. filtrační funkcí (filtrem). Prostřední integrál pro všechna x, y, která leží
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na přímce Φϱ, θ, vyjde stejně. Lze si jej tedy představit tak, že se spočítá jeho hodnota
v jednom bodě a ta se následně přiřadí každému bodu příslušné přímky (zpětná projekce).
Celému procesu se říká filtrovaná zpětná projekce. V krocích jej lze shrnout do schématu
na obr. 1.9.
z´ıska´n´ı projekc´ı p(ρ, θ)
1D Fourierova transformace projekc´ı P (Ω, θ) = F{p(ρ, θ)}(Ω, θ)
vyna´soben´ı P (Ω, θ) filtrem |Ω|
inverzn´ı 1D Fourierova transformace projekce pf (ρ, θ) = F−1{|Ω|P (Ω, θ)}(ρ, θ)
zpeˇtna´ projekce: f(x, y)
Obrázek 1.9: Blokový diagram filtrované zpětné projekce.
Reálná data jsou zatížena šumem, který je samotným filtrem |Ω| zvýrazňován (|Ω|
zdůrazňuje vysoké frekvence). Z numerických důvodů se tedy filtr |Ω| násobí ještě nějakou
funkcí, která je v jistém bodě nahrazena nulovou funkcí. Přehled používaných filtrů je
v tabulce 1.1 [16, s. 71, 29, s. 131].
Tabulka 1.1: Přehled filtrů používaných ve filtrované zpětné projekci.





Hann |Ω|12(1 + cosΩ)
Hamming |Ω|[α + (1− α) cosΩ],
α. . . konst.
Filtr lze také aplikovat v prostorové doméně pomocí konvoluce4 inverzní 1D Fourierovy
transformace filtru ζ s projekcí p [27, s. 63, 16, s. 71]:
pf (ϱ, θ) = p(ϱ, θ) ∗ F−1{ζ(Ω)}(ϱ).
4Konvoluce funkcí f1(x⃗) a f2(x⃗): f1(x⃗) ∗ f2(x⃗) =

RN f1(y⃗)f2(x⃗− y⃗) dN y⃗.
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Tento vztah vyplývá z rovnice 1.9 s využitím následující vlastnosti Fourierovy transfor-
mace:
F{f1(x⃗) ∗ f2(x⃗)} = F{f1(x⃗)} · F{f2(x⃗)}.
1.5. Databáze vlastností materiálů v rtg oblasti
Následující seznam obsahuje odkazy na internetové databáze poskytující údaje o vlast-
nostech prvků, materiálů a biologických tkání v rentgenové oblasti.
• X-ray attenuation and absorption calculator – pravděpodobnost interakcí pro dopad
rentgenových paprsků na materiál (vybrané prvky a chemické sloučeniny) [30]
• X-ray interactions with matter – rozcestník k databázím materiálových a atomových
vlastností velkého množství jak samostatných prvků, tak chemických sloučenin, včet-
ně indexu lomu [23]
• X-ray form factor, attenuation, and scattering tables – materiálové vlastnosti prvků
a sloučenin v rentgenové oblasti [21]
• X-ray absorption edges – absorpční hrany prvků [31]
• Periodic table – absorpční hrany prvků [22]
• X-ray mass attenuation coefficients – hodnoty lineárního absorpčního koeficientu,
materiálové složení (hmotnostní procenta) vybraných materiálů a biologických tká-
ní [32]
• X-ray complex refraction coefficient – index lomu vybraných prvků, materiálů a tkání
[33]
• X-ray data booklet – materiálové vlastnosti [34]
• X-ray server – materiálové vlastnosti [35]
• XOP (X-ray oriented programs) – rozhraní pro databáze používané uživateli synchro-
tronových zařízení: modelování chování zdrojů a dalších součástí synchrotronových
zařízení, charakteristiky optických částí, materiálové charakteristiky atd. [36]
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Běžná absorpční rentgenová tomografie měří funkci, která odpovídá koeficientu útlumu µ
(rovnice 1.2). Pokud vzorek vykazuje malou absorpci, zobrazování v absorpčním kontrastu
nelze použít. Takovými vzorky jsou například biologické měkké tkáně, polymery, uhlíkové
kompozity apod. Pozorování ve fázovém kontrastu využívá toho, že takové vzorky mění
fázi záření, které jimi prochází.
Zobrazování ve fázovém kontrastu lze použít, je-li záření dostatečně koherentní. Velmi
koherentní zdroje rtg záření jsou synchrotrony, avšak v některých případech lze použít
i laboratorní zdroje. Kriteria pro koherenci jsou uvedena v sekci 2.1.
V současnosti existují čtyři hlavní směry, kterými se tomografické zobrazování ve fázo-
vém kontrastu ubírá [2, 14, 37]. V sekci 2.2 je uveden jejich přehled, podrobněji je ukázána
metoda založená na volném šíření záření.
2.1. Koherence záření
Koherenční vlastnosti vlny lze popsat časovou a prostorovou koherencí [38, s. 392]. Vlna
je popsána komplexní vlnovou funkcí ψ(r⃗, t) polohy r⃗ a času t. Střední intenzita vlny je
definována vztahem I(r⃗, t) = ⟨|ψ(r⃗, t)|2⟩, kde ⟨⟩ nyní znamená střední hodnotu přes soubor
složený z mnoha realizací vlny [38, s. 395]. Je-li vlna stacionární, lze operaci statistického









Uvádí souvislost mezi stavy vlny v různých okamžicích. Míra časové koherence je dána
komplexním stupněm časové koherence1 [38, s. 398]
g(τ) = ⟨ψ
∗(r⃗, t)ψ(r⃗, t+ τ)⟩
⟨ψ∗(r⃗, t)ψ(r⃗, t)⟩ .
Výraz v čitateli je časová koherenční funkce a vyjadřuje autokorelaci vlnové funkce v oka-
mžicích t a t+ τ :






ψ∗(r⃗, t)ψ(r⃗, t+ τ) dt.
1∗ značí komplexní sdružení
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Aby stupeň koherence nezávisel na intenzitě vlny, normuje se hodnotou časové koherenční
funkce pro τ = 0. Pokud |g(τ)| = 1 pro každé τ , vlna je úplně časově koherentní, pokud
|g(τ)| = 0, vlna je nekoherentní. Pokud |g(τ)| ∈ (0, 1), vlna je částečně koherentní. Jestliže
|g(τ)| klesá monotónně s τ , pak se definuje koherenční doba τc, při které nabývá |g(τ)|
nějaké definované hodnoty, např. 1/2 nebo 1/e.
Vzdálenost llong, kterou světlo urazí za koherenční dobu, se označuje jako podélná
(longitudální) koherenční délka (c je rychlost světla) [38, s. 399]. Lze ji také odhadnout
pomocí známé vlnové délky záření:
llong = cτc ≈ λ
2
∆λ.
Čím větší je monochromacita svazku ∆λ/λ, kde ∆λ je spektrální šířka svazku, tím vyšší
je podélná koherenční délka.
Prostorová koherence
Uvádí souvislost mezi stavy vlny v různých místech. Míru stupně prostorové koherence





Je-li |g(r⃗1, r⃗2)| = 1 pro všechny dvojice bodů r⃗1, r⃗2, je vlna všude úplně korelovaná. Je-li
|g(r⃗1, r⃗2)| = 0, je nekorelovaná.
Pro zobrazování ve fázovém kontrastu je důležitou veličinou příčná (transverzální)
koherenční délka ltran
ltran ≈ λΘ ,
kde Θ je úhlová velikost zdroje [38, s. 416].
2.2. Metody zobrazování
2.2.1. Volné šíření záření
Metoda založená na volném šíření záření, angl. propagation-based method, nevyžaduje
téměř žádnou úpravu klasického tomografického zobrazování, pouze detektor je umístěn
ve větší vzdálenosti od vzorku (obr. 2.1) než v běžné absorpční tomografii a zdroj musí
generovat vysoce prostorově koherentní záření. Záření, které se šíří vzorkem, je na vnitřní
struktuře vzorku difraktováno. Difraktované paprsky spolu interferují a dávají vzniknout
charakteristickým strukturám v obrazu – tyto struktury jsou typicky výrazné přechody
tmavá-světlá na hranách, tzv. „hranový efekt“.
Intenzita signálu fázového kontrastu závisí na tzv. efektivní vzdálenosti šíření (angl. ef-




kde z0 je vzdálenost zdroj–vzorek a z1 je vzdálenost vzorek–detektor. V závislosti na této









Obrázek 2.1: Zobrazování ve fázovém kontrastu metodou volného šíření záření.






z = 0 Absorpční režim – pozorování absorpčního kontrastu.
NF ≫ 1 Blízké pole, angl. near field, Fresnelova difrakce. Kon-
trast je formován lokálně kolem specifických struktur
(hranový efekt).
NF ≈ 1 Fresnelova difrakce.
NF ≪ 1 Daleké pole, angl. far field, Fraunhoferova difrakce. In-
terferenční struktury jsou velmi výrazné, ale nelze je při-










z = 0 NF  1 NF ≈ 1 NF  1
dM
Obrázek 2.2: Vliv difrakce na rovinnou vlnu v závislosti na vzdálenosti od předmětu.
Intenzita záření ve vzdálenosti z = z1 za vzorkem závisí jak na intenzitě záření těsně
po průchodu vzorkem (ve vzdálenosti z = 0), tak i na změně fáze záření po průchodu
vzorkem. Tuto závislost popisuje tzv. transport of intensity equation2 [41, s. 87]:









2. ZOBRAZOVÁNÍ VE FÁZOVÉM KONTRASTU
Tento vztah je v [41, s. 87–89] odvozen na základě paraxiální aproximace šíření vlny
po průchodu předmětem Fresnelovým difrakčním integrálem [39, s. 31]












(x− x0)2 + (y − y0)2
])
dx0dy0, (2.2)
kde souřadnice x0, y0 jsou souřadnice v předmětové rovině. Rovnici 2.1 lze rozšířit i pro
polychromatický zdroj [41, s. 93].
Při předpokladu, že vzorek je dostatečně tenký a/nebo slabě interagující, jeho funkce
propustnosti může být přibližně napsána jako [24]
T (x, y) = exp(iφ(x, y)− µ˜(x, y)/2) ≈ 1 + iφ(x, y)− µ˜(x, y)/2. (2.3)
Intenzita obrazu IF(u, v) = F {I(x, y)} (u, v) ve frekvenční doméně pak bude
IF(u, v) = δ(u, v) + 2F {φ(x, y)} (u, v) sinχ− 2F {µ˜(x, y)/2} (u, v) cosχ, (2.4)
kde χ = pλz(u2 + v2). δ zde značí Diracovu distribuci. Funkce sinχ a cosχ se nazývají
fázová a amplitudová funkce přenosu kontrastu CTF, angl. contrast transfer function [24].
Lze na ně nahlížet jako na lineární filtry prostorových frekvencí od fázových a ampli-
tudových komponent transmisní funkce k výslednému obrazu (Fresnelovu difrakčnímu
obrazci). Tyto (pro jednoduchost 1D) fázové a amplitudové CTF jsou na obr. 2.3 jako
funkce redukované proměnné
√
λzu. Umožňují například určit vzdálenost zu, pro kterou













Obrázek 2.3: Amplitudová a fázová funkce přenosu kontrastu CTF, podle [24].
V praxi je ovšem obtížné zvolit optimální vzdálenost, neboť reálné vzorky obsahují
řadu různých prostorových frekvencí – Fresnelův difrakční obrazec zvýrazňuje v závislosti
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na vzdálenosti bodu pozorování různé struktury objektu. Pro tomografické zobrazování
ve fázovém kontrastu je třeba mít vzorek v takové vzdálenosti, aby splňoval podmínku
blízkého pole (předchozí teorie byla odvozována na základě Fresnelových difrakčních jevů).
Tato metoda je velmi jednoduchá. Nevyžaduje žádné další optické prvky, které by do
systému zanášely aberace. Nachází využití jak především na synchrotronových zdrojích [3],
ale také do jisté míry i na laboratorních polychromatických zdrojích [42, 43]. Hlavním
omezením je prostorová koherence záření; pro zdroje s příliš velkou velikostí stopy nelze
pozorovat fázový kontrast.
Požadavky na částečnou koherenci rtg záření
Laboratorní zdroje mají příčnou koherenční délku omezenou velikostí stopy s a polychro-




kde z0 je vzdálenost zdroj–předmět. Čím menší je úhlová velikost zdroje, tím větší je
prostorová koherence záření.
Kriteriem pro pozorování fázového kontrastu na laboratorních zdrojích je však poměr
tzv. shearing length a příčné koherenční délky, který bere v úvahu difrakci paprsků mezi





pro struktury s prostorovou frekvencí |u|. M je koeficient zvětšení:
M = (z0 + z1)/z0.
Poměr lshear/ltran je již nezávislý na vlnové délce záření. Je-li lshear/ltran ≪ 1, vlna je téměř
úplně koherentní vzhledem k lshear a fázový kontrast příslušných struktur je viditený. Je-
li lshear/ltran > 1, vlna je vzhledem k lshear nekoherentní a fázový kontrast příslušných
struktur nelze pozorovat.
Phase retrieval
CT data, ve kterých jsou výrazné projevy fázového kontrastu, jsou zpracovávána algo-
ritmy pod názvem phase retrieval, které jsou založeny na filtraci ve frekvenční doméně.
Výsledkem je odstranění hranového efektu a zvýraznění vnitřní struktury materiálu, což
umožňuje snadnější segmentaci. Zpracování probíhá na originálních rtg projekcích ještě
před rekonstrukcí.
Phase retrieval algoritmů bylo vyvinuto větší množství, jak iterativních, tak analy-
tických. Analytické se liší rozdílnou náročností na objem dat (některé vyžadují projekce
pořízené v různých vzdálenostech z), na vlastnosti rtg záření, omezeními na složení vzorku
a/nebo jeho optické vlastnosti v rtg oblasti, kvalitou rekonstrukce a výslednou přesností
a rozlišením hodnot fáze [45].
Níže je uvedena metoda pro získání fáze z projekcí získaných v jediné vzdálenosti vzor-
ku od detektoru (angl. single-distance phase-retrieval method), která je odvozena v [46]
z rovnice 2.1. Tuto metodu využívá software AnkaPhase (viz sekce 3.2.2). Mezi její výho-
dy patří aplikace na jednoduše pořízené projekce (není nutno měřit ve více vzdálenostech
vzorek–detektor) a předmět nemusí vykazovat zanedbatelnou absorpci. Ačkoliv předpo-
klady odvození algoritmu jsou velmi striktní:
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• předmět se skládá z jediného homogenního materiálu,
• dopadající vlna je monochromatická,
• dopadající vlna je rovinná nebo pouze málo odlišná od rovinné,
• vzdálenost mezi předmětem a detektorem splňuje podmínku blízkého pole NF ≫ 1,
v praxi je aplikovatelný v širokém rozsahu parametrů, zvlášť pro polychromatické záření,
částečně koherentní záření a předměty s multifázovým složením [45].
Z projekcí pořízených ve vzdálenosti detektoru od předmětu z1 lze získat tloušťku
předmětu t(x, y) vztahem [46]






F {I(x, y)/I0(x, y)}(u, v)





Pro rekonstrukci změny fáze záření oproti šíření prostředím bez vzorku lze (tzv. fázovou
mapu) rovnici 2.8 upravit s použitím rovnic 1.4 a 1.7 na [45]




F {I(x, y)/I0(x, y)}(u, v)





Aplikace metody se synchrotronovým zdrojem
Synchrotronové zdroje poskytují vysoce prostorově koherentní, monochromatické záření
s velkým tokem, jsou tedy vhodné pro pozorování ve fázovém kontrastu. Metoda volného
šíření záření je díky své jednoduchosti nejčastěji využívanou metodou.
Příklad aplikace této metody a aplikace algoritmu phase retrieval je uveden v [47]. Au-
toři ukazují výhody aplikace algoritmu phase retrieval v metodě založené na volném šíření
záření na vzorku myších plic, který byl skenován na SYRMEP (Synchrotron radiation for
medical physics) beamline na synchrotronu Elettra, Trieste v monochromatickém uspo-
řádání, s použitou energií 22 keV, velikostí voxelu (9 mm)3 a vzdáleností vzorek–detektor
300mm. Řez naskenovaným vzorkem je na obr. 2.4 vlevo. Na data byl aplikován algorit-
mus phase retrieval s δ/β = 1920 (obr. 2.4 vpravo). Bílé oblasti jsou kosti, které jsou
přesvětlené, neboť mají jiný poměr δ/β.
Na obr. 2.5 jsou profily intenzit přes zeleně vyznačenou úsečku v řezech na obr. 2.4. Na
hranách v originálních datech lze pozorovat hranový efekt, tj. ostrý přechod tmavá-světlá.
Po aplikaci algoritmu je tvar profilu hladší a bez velkých skoků. Histogram dat po aplikaci
algoritmu phase retrieval na rozdíl od histogramu původních dat obsahuje dva vrcholy,
což umožňuje snadnou segmentaci (obr. 2.6) [47].
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Originální data S algoritmem phase retrieval
Obrázek 2.4: Rekonstrukce vzorku myších plic, vlevo originální řez, vpravo s algoritmem
phase retrieval [47]. Délka bílé úsečky je 2mm.
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S algoritmem phase retrieval
Obrázek 2.5: Porovnání rekonstrukce bez a s algoritmem phase retrieval na vzorku myších




















S algoritmem phase retrieval
Obrázek 2.6: Porovnání rekonstrukce bez a s algoritmem phase retrieval na vzorku myších




Je-li předmět osvětlen rovinnou vlnou (před předmět je možno umístit monochromátor),
poruchy vlnoplochy způsobené předmětem lze detekovat zařazením monolitického krys-
talu – analyzéru (obr. 2.7) [41, s. 56, 48, 49]. Na krystalu dojde k difrakci pouze záření
splňující Braggovu difrakční podmínku. Difraktované paprsky jsou zaznamenány na detek-
tor. Změnou úhlu natočení analyzéru lze zobrazit odlišné poruchy vlnoplochy a zobrazit
předmět v odlišném kontrastu. Tato metoda se angl. nazývá analyzer based imaging nebo




Obrázek 2.7: Zobrazování ve fázovém kontrastu pomocí analyzéru.
Rovinná vlna ψ(x, z) s amplitudou ψ0 a vlnovým číslem k šířící se ve směru osy z
průchodem předmětem změní fázi v závislosti na poloze x o φ(x):
ψ(x, z) = ψ0 exp[i(kz + φ(x))]
a vlnový vektor ve směru šíření záření je [48]










a souvisí s úhlem natočení analyzátoru potřebným k tomu, aby na detektoru bylo zazna-
menáno toto odkloněné záření [48].
2.2.3. Mřížková (diferenční) interferometrie
V této metodě se používá uspořádání se dvěma [50], nebo třemi [51, 52] mřížkami. Mezi
první a druhou, resp. druhou a třetí mřížkou se využívá tzv. Talbotova efektu (poprvé po-
psán v [53]). V případě použití tří mřížek se metodě říká také Talbotův–Laueho mřížkový
interferometr, angl. Talbot-Lau grating interferometer.
Dopadá-li rovinná vlna na difrakční mřížku, v pravidelných intervalech za mřížkou
lze pozorovat její přesný obraz [41, s. 17, 54]. Tyto vzdálenosti jsou nazývány Talbotovy
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kde N je přirozené číslo. V polovině Talbotovy vzdálenosti lze také pozorovat obraz mříž-
ky, ale fázově posunutý o polovinu periody. V menších pravidelných vzdálenostech lze
také pozorovat obrazy mřížky, různě zmenšené a fázově posunuté: ve čtvrtině Talbotovy
délky je obraz dvakrát menší a je zobrazen s poloviční periodou, tedy dvakrát; v osmi-
ně Talbotovy délky je perioda zobrazeného obrázku a velikost opět poloviční; v prostoru
za mřížkou tedy vzniká fraktální obrazec, tzv. Talbotův koberec.
Experimentální uspořádání se třemi mřížkami je na obr. 2.8. Skládá se ze zdrojové
mřížky G0 s periodou p0, fázové mřížky G1 s periodou p1 a analyzační absorpční mřížky
G2 s periodou p2. Vzdálenost mezi mřížkami G0 a G1 je l1, vzdálenost mezi mřížkami G1







Obrázek 2.8: Zobrazování ve fázovém kontrastu pomocí Talbotovy-Laueho mřížkové in-
terferometrie. G0, G1, G2 značí mřížky s periodami p0, p1, p2.
Fázová mřížka G1 vytváří na mřížce G2 periodickou interferenční strukturu. Předmět
umístěný před mřížkou G1 způsobí pokřivení vlnoplochy a vede k poruchám pravidelnosti
v interferenční struktuře. Tyto poruchy převádí mřížka G2 na intenzitní signál [54].
Přidání zdrojové mřížky umožňuje rozšíření metody i na laboratorní zdroje. Talbot
pozoroval efekt s bodovým zdrojem a jednou mřížkou [53]; Lau studoval sestavu dvou
mřížek s čárovým zdrojem, odtud název Talbotův-Laueho mřížkový interferometr. Zdro-
jová mřížka je umístěna blízko zdroje a vytváří pole čárových, samostatně koherentních,
ale vzájemně nekoherentních zdrojů [51]. Poměr délky štěrbiny každého zdroje ku periodě
mřížky musí být dostatečně malý, aby zdroj poskytoval v místě mřížky G1 dostatečně
prostorově koherentní záření. Aby každý zdroj přispíval konstruktivně k tvorbě obrazu,





Obraz je formován podobným způsobem jako v případě použití analyzéru (kapitola 2.2.2):
odchylky vlnění od původní vlny souvisí s fázovým posunem způsobeným předmětem
podle vzorce 2.10.
Uspořádání se třemi mřížkami oproti předchozím metodám nevyžaduje žádnou časo-
vou ani prostorovou koherenci záření, je mechanicky robustní a umožňuje použití širokého
zorného pole [51]. Experimentální uspořádání lze využít jak pro pozorování ve fázovém
kontrastu, tak pro klasickou absorpční tomografii. Tyto výhody umožňují široké použití
metody – v medicínském zobrazování, vědeckých aplikacích, průmyslovém nedestruktiv-
ním testování, ale i v zobrazování neutronovými nebo atomovými zdroji [51, 55].
Zobrazování v temném poli
Je-li umožněn pohyb mřížky G2 vůči mřížce G1 ve směru kolmém k optické ose, je možno
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získat jak absorpční, tak i rozptylový (angl. scaterring, dark field image) a fázový ob-
raz [56–58]. Signál je zaznamenán pro několik poloh mřížky G2 xg. Na těchto obrazech
intenzita signálu I(x, y, xg) periodicky osciluje a je možno ji zapsat pomocí Fourierovy
řady








xg + φj(x, y)
]
≈




xg + φ1(x, y)
]
,
kde ai(x, y) jsou amplitudové koeficienty a φi(x, y) jsou odpovídající fázové koeficien-
ty. Normovaná průměrná propustnost vzorku pro každý pixel je dána jako T (x, y) =
= as0(x, y)/ar0(x, y), kde indexy s a r znamenají intenzitu naměřenou se vzorkem (s) a bez
(r), což je veličina, která udává absorpční kontrast. Obdobně jako v metodě s analyzé-
rem, lze analýzou φ1 získat diferenční fázový kontrast. Z dat je možno extrahovat ještě
rozptylový obraz, angl. scaterring, dark field image. Ten je formován pouze světlem difrak-
tovaným na strukturách ve vzorku, tedy bez nerozptýleného světla – ve Fourierově řadě
je dán koeficienty vyšších řádů, v aproximaci pouze členem a1.
Na základě této metody byl firmou Bruker sestaven první laboratorní tomograf umož-
ňující zobrazování ve fázovém kontrastu [59].
2.2.4. Rentgenová interferometrie
Rentgenová interferometrie, angl. lze najít pod názvy crystal interferometry, X-ray in-
terferometry, byla poprvé představena v roce 1965 [60]. V dalších letech byla rozvíjena
a dočkala se různých modifikací [61], [62]. Základní princip je uveden na obr. 2.9. Interfe-
rometr se skládá ze tří destiček vytvořených z jediného vysoce kvalitního krystalu. Vysoce
koherentní záření je dělicí destičkou S rozděleno na dvě větve, které jsou transmisním
zrcadlem M usměrněny tak, že spolu interferují na analyzéru A. Do jedné z větví je umís-
těn vzorek, který způsobí vzájemný fázový posun vln. Za analyzérem je umístěn detektor,




Obrázek 2.9: Rtg interferometr. S – dělicí destička, M – propustné zrcadlo, A – analyzér.
Technika získávání informace o změně fáze záření při průchodu vzorkem je obdobná
jako u optické interferometrie, tzv. fringe scanning method, v optice interferometrie s ří-
zenou změnou fáze, angl. phase stepping method. Do jedné z větví je vložena nastavitelná
fázová destička, kterou lze změnit fázový rozdíl mezi větvemi interferometru. Je-li zazna-
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menáno M interferenčních obrazů IN pro vzájemné fázové posuvy obou větví v 2pN/M








Vvpočítaná fáze má hodnoty z intervalu ⟨−p; p). Fázový obraz je převeden na obraz vy-
rovnané navázané (kompenzované) fáze, který fázové rozdíly rozšíří i mimo tento interval,
procesem „navázání fáze“, angl. phase-unwrapping [61]. Tímto způsobem je odstraněn
vliv absorpce a je získán čistě fázový obraz. Fázová mapa předmětu je vytvořena pro
všechny úhly natočení předmětu od 0◦ do 180◦ a ze získaných projekcí je rekonstruován
tomografický řez.
Použití rentgenového interferometru je omezeno jeho velikostí – největší komerčně
vyráběné destičky z křemíkového ingotu mají 15 cm, dovolují tedy maximální zorné pole
7× 7 cm2 [62]. Další nevýhodou je, zvláště pro měkké tkáně, zahřívání, a tedy deformace,
destiček od vzorku zahřátého samotným zářením (první interferometr uvedený v [60] má
destičky o tloušťce 0,05 cm vzdálené 1,0 cm od sebe). Výsledný obraz je také velmi citlivý
na nerovnosti a dislokace mřížky – pokud není v interferometru vložen žádný vzorek,
pozorujeme systém Moiré proužků, který je pak z naměřených dat potřeba odstranit [61].
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3. Experimentální část
Pro účely demonstrace pozorování fázového kontrastu na laboratorních zdrojích v Labora-
toři rentgenové mikro a nanotomografie CEITEC VUT (uvedeny v sekci 3.1) bylo vybráno
několik vzorků. Na některé byl aplikován algoritmus phase retrieval. Pro aplikaci tohoto
algoritmu musí uživatel zadat kromě experimentálně daných parametrů také poměr δ/β,
který je často neznámý. Algoritmus byl proto aplikován s více hodnotami δ/β a výsledky
porovnávány pomocí histogramů a kriterií uvedených v sekci 3.2.1.
3.1. Přístroje
V rámci laboratoře CEITEC VUT byla testována zařízení RIGAKU Nano3DX a GE
phoenix v|tome|x L240.
RIGAKU Nano3DX [63]
Jedná se o první instalaci tohoto zařízení mimo Japonsko, kde sídlí výrobce RIGAKU.
Fotografie zařízení je na obr. 3.1a). Na obr. 3.1b) je detail prostoru pro vzorek: ten je
umístěn na pětiosém automatickém manipulačním stolku. Detektor je umístěn vpravo od
vzorku. Vlevo je optická kamera, která přes rtg propustné zrcátko snímá vzorek. Rtg zdroj,
který není na fotografii zachycen, je umístěn vlevo od zrcátka.
Zdroj rtg záření tvoří rotační terč z Cu, Cr (oba mají přibližně kruhovou stopu o prů-
měru 70 mm) nebo Mo (stopa tvaru elipsy s poloosami 150 mm a 100 mm) vytvářející svazek
paprsků dopadajících na vzorek. Napětí v trubici se pohybuje mezi 35 kV–50 kV v závislos-
ti na použitém terči. Detekční část tvoří výměnná trubice se scintilační vrstvou a optickou
částí, která umožňuje zvětšení 2,5× nebo 20× (příslušná zorná pole jsou 7,2mm×5,4mm
a 0,9mm×0,7mm). Světlo je detekováno CCD kamerou s dynamickým rozsahem 16 bitů
o velikosti pole 3 300 px × 2 500 px. Velikost pixelu je 0,27 mm nebo 2,2 mm podle použité
optiky. Vzdálenost zdroje od středu rotace vzorku je z0 = 260mm, záření lze v této vzdále-
nosti považovat za paralelní. Vzdálenost scintilační vrstvy od CCD kamery je 312,16mm,
tato vzdálenost však pro pozorování fázového kontrastu volným šířením záření nemá vliv,
jelikož scintilační vrstva přeměnou rentgenového na světelné záření nezachovává prosto-
rovou koherenci záření.
Pro hodnoty s = 70 mm (Cr nebo Cu terč), z0 = 260mm, z1 = 1mm, u = 200 čar/mm
(odpovídá šířce 5 mm, což může být například šířka stěny zkoumaného vzorku) lze odhad-




Tento poměr je menší než 1, fázový kontrast příslušející těmto strukturám by tedy měl





Obrázek 3.1: RIGAKU Nano3DX: a) celé zařízení, b) detail vzorku umístěného v plastové
trubičce těsně před detektorem. Délka bílé úsečky je 3 cm.
Pozorování objektů je však také omezeno velikostí zdroje. Aby obraz byl ostrý, je třeba,
aby rozmazání (neostrost) U vzniklé nenulovou velikostí zdroje s bylo menší než velikost












Obrázek 3.2: Ilustrace neostrosti U : pro ostrý obraz musí být hodnota U menší než velikost
pixelu p.
V tab. 3.1 jsou uvedeny hodnoty neostrosti pro geometrické uspořádání RIGAKU
Nano3DX a pro vybrané vzdálenosti vzorek–detektor. Pro velikost jednoho elementu1
(pixelu) detektoru 0,54 mm (s nastavením binning 2, tj. sečtou se hodnoty v 2×2 sousedících
1Lineární rozměr velikosti voxelu je potom tato hodnota vydělená zvětšením: (p ·bining)/[(z0+z1)/z0].
Protože je obvykle vzorek blízko detektoru, velikost zvětšení bývá blízko 1 a lineární rozměr voxelu bývá
přibližně roven velikosti pixelu vynásobené hodnotou binning.
28
3.2. POROVNÁVÁNÍ OBRAZŮ
pixelech o velikosti 0,27 mm) je podmínka 3.1 splněna pro vzdálenost vzorek–detektor
přibližně 1mm pro Mo terč a přibližně 2mm pro Cr a Cu terč. Z tohoto důvodu nelze
vzorek umístit do větší vzdálenosti, jak by to ideálně vyžadovala metoda volného šíření
záření.
Tabulka 3.1: Velikost neostrosti U pro vzdálenost zdroj–detektor z0 = 260mm, pro různé
vzdálenosti vzorek–detektor z1 a terče s různou velikostí stopy s.
z1 s U
1mm 150 mm (Mo terč) 0,58 mm
50mm 150 mm (Mo terč) 28,85 mm
1mm 70 mm (Cr, Cu terč) 0,27 mm
50mm 70 mm (Cr, Cu terč) 13,46 mm
GE phoenix v|tome|x L240 [64]
Industriální tomograf od firmy GE (obr. 3.3) je umístěn v klimatizovaném ochranném
kabinetu na masivním žulovém bloku. Jako zdroj rtg záření s kuželovým svazkem je
možno zvolit 240 kV/320Wmikrofokus rtg trubici nebo 180 kV/15W nanofokus rtg trubici
s wolframovými terči. Zařízení je vybaveno digitálním plochým detektorem GE DXR 250
s minimální velikostí pixelu 2 mm pro 240 kV trubici a 1 mm pro 180 kV trubici.
Jak bylo uvedeno u přístroje RIGAKU Nano3DX, pozorování je omezeno velikostí
zdroje. Rtg trubice u přístroje GE phoenix v|tome|x L240 mají velikost stopy závislou
na použitém napětí a proudu, experimentální parametry se musí volit tak, aby splňovaly
rovnici 3.1.
Obrázek 3.3: GE phoenix v|tome|x L240.
3.2. Porovnávání obrazů
3.2.1. Metody
Pro porovnávání obrazů (rekonstrukce tomografických dat s algoritmem phase retrieval
pro různé parametry tohoto algoritmu) byla navržena následující kriteria. V obrazu je
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vždy zvolena čára kolmá k výrazné hraně v nebo na hranici objektu a podél této čáry je
vykreslen profil intenzit, na který jsou tato kriteria aplikována.
Kontrast, angl. contrast,
C = Iobj − Ipoz
Ipoz
,
kde Iobj je intenzita objektu a Ipoz je intenzita pozadí.
Typická délka zvoleného profilu je 40 px–50 px. Hodnoty Iobj, Ipoz byly zjištěny jako
průměr hodnot ze čtvercové oblasti 10 px×10 px, jejímž středem procházelo prvních, resp.
posledních 10 px čáry. Tímto postupem se získal větší statistický soubor a zároveň se
zamezilo ovlivnění výsledku přítomností hrany.
Poměr signál–šum, angl. signal to noise ratio,
SNR = (Iobj − Ipoz)std(Ipoz) ,
kde std(Ipoz) značí směrodatnou odchylku od střední hodnoty Ipoz.
Ostrost, angl. sharpness,
S = 1
x80% − x20% ,
kde x80% je místo v profilu odpovídající intenzitě I80% = 0,8(Iobj − Ipoz) a x20% je místo







Obrázek 3.4: Ilustrace významu ostrosti.
3.2.2. Použité programy
Data z tomografické stanice GE phoenix v|tome|x L240 byla rekonstruována v programu
GE phoenix datos|x 2.0 [65, 66]. Program je přizpůsoben rekonstrukci dat z tomografic-
kých stanic GE s kuželovým svazkem.
Na data z RIGAKU Nano3DX byl aplikován algoritmus phase retrieval ve volně do-
stupném programu nebo také rozšíření pro ImageJ AnkaPhase [45]. Vstupními daty pro
AnkaPhase jsou projekce naměřené tomografem. Uživatel musí zadat energii použitého
záření, velikost pixelu kamery, vzdálenost vzorek–detektor a hodnoty δ, β nebo jejich po-
měr pro vzorek. Jako energie byla zadávána K-α čára (nejsilnější čára charakteristického
spektra) prvku tvořícího terč, hodnoty jsou uvedeny v tab. 3.2. Výstupními daty jsou
pak projekce zobrazující tloušťku materiálu, kterým záření prošlo, podle rovnice 2.8, nebo
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změnu fáze záření podle rovnice 2.9. V případě této práce byl vždy zadán poměr δ/β,
tomografické řezy tedy zobrazují fázovou mapu předmětu.
Tabulka 3.2: K-α čáry pro různé materiály terče [22].
Cu Cr Mo
8,0 keV 5,4 keV 17,0 keV
Z projekcí byl rekonstruován obraz v rekonstrukčním modulu programu VGStudio
MAX 2.2 s použitím rekonstrukce pro paralelní svazek [67, 68].
K úpravě a zpracování dat byly použity programy ImageJ [69] a MATLAB R2014b [70].
3.3. Měření
3.3.1. Polyethylen s uhlíkovými vlákny
Pro demonstraci zobrazení ve fázovém kontrastu byla jako vzorek zvolena tyčinka z poly-
ethylenu (PE) s 15%–20% uhlíkových vláken (obr. 3.5).
Obrázek 3.5: Tyčinka z PE s 15%–20% uhlíkových vláken. Strana čtverce má délku 5mm.
Experimentální údaje
Vzorek byl skenován na obou přístrojích:
• GE phoenix v|tome|x L240 s 180 kV/15W nanofokus rtg trubicí. Pro demon-
straci významu vzdálenosti vzorek–detektor v metodě volného šíření záření byla
provedena dvě měření s různými vzdálenostmi podobně, včetně nastavení paramet-
rů, jako v [43]. Parametry měření jsou uvedeny v tab. 3.3. Data byla rekonstruována
v programu GE phoenix datos|x 2.0 s automatickou korekcí středu rotace a posunu
komponent systému (scan|optimiser, agc|module), korekcí artefaktů tvrdnutí svaz-
ku (použita hodnota 3) a s použitím filtrů Inline Median a ROI-CT Filter [65].
Pro použité experimentální parametry uvádí výrobce hodnotu velikosti stopy při-
bližně 4 mm. Hodnota neostrosti je potom přibližně U ≈ 287 mm. Podle rovnice 3.1
by tato hodnota měla být menší než velikost pixelu, která je 200 mm (lineární rozměr
voxelu vynásobený zvětšením M). Ve výsledných datech neostrost z důvodu velké
velikosti stopy není poznat, je tedy pravděpodobné, že skutečná velikost stopy je
menší než výrobcem udávaná.
• RIGAKU Nano3DX. Parametry měření jsou uvedeny v tabulce 3.4. Data byla
rekonstruována v rekonstrukčním modulu programu VGStudio MAX 2.2 s použitím
rekonstrukce pro paralelní svazek a rekonstrukčním filtrem Shepp–Logan [67].
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60 kV 230mA 300ms 1600 (2,75 mm)3 7mm 502mm
60 kV 230mA 500ms 1600 (2,75 mm)3 13mm 933mm
Tabulka 3.4: Experimentální údaje k měření vzorku PE na RIGAKU Nano3DX.







Cu 40 kV 30mA 5 s 800 (0,54 mm)3 1,5mm
Výsledky
• GE phoenix v|tome|x L240
Řezy vzorkem naskenovaným v různých vzdálenostech jsou na obr. 3.6. Bílé tečky
jsou uhlíková vlákna, tmavé segmenty jsou vzduchové póry.
Profily intenzit přes vybranou hranu, vyznačenou v řezech zelenou úsečkou, jsou na
obr. 3.7. Na těchto profilech byl spočten kontrast a poměr signál–šum, hodnoty jsou
uvedeny v tab. 3.5.
z1 = 509mm z1 = 946mm
Obrázek 3.6: Řez vzorkem PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na GE phoenix v|tome|x
L240 pro různé vzdálenosti vzorek–detektor. U obou řezů byl stejným způsobem upraven














Obrázek 3.7: Porovnávání rekonstrukce vzorku PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na
GE phoenix v|tome|x L240 pro různé vzdálenosti vzorek–detektor: profily intenzit přes
zeleně vyznačenu úsečku na obr. 3.6.
Tabulka 3.5: Porovnávání rekonstrukce vzorku PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na
GE phoenix v|tome|x L240 pro různé vzdálenosti vzorek–detektor: hodnoty kontrastu
a šumu pro profil přes hrany vyznačené na obr. 3.6.
Vzdálenost




Řez naskenovaným vzorkem je na obr. 3.8 vlevo. Stejný řez s aplikací algoritmu
phase retrieval pro δ/β = 780 pro PE [33]. Histogramy obou řezů jsou na obr. 3.9.




Originální data S algoritmem phase retrieval
Obrázek 3.8: Řez vzorkem PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na RIGAKU Nano3DX.
U obou řezů byl upraven jas a kontrast. Vlevo originální data, vpravo s algoritmem phase
retrieval. Červená šipka označuje pravděpodobně oblast s materiálem s jinou hustotou.




















S algoritmem phase retrieval
Obrázek 3.9: Porovnávání rekonstrukce vzorku PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na











S algoritmem phase retrieval
Obrázek 3.10: Porovnávání rekonstrukce vzorku PE s uhlíkovými vlákny skenovanými na





Na hranici mezi polymerem a vzduchem lze u obou přístrojů pozorovat projev fázového
kontrastu na hranách.
Na datech z přístroje GE phoenix v|tome|x L240 bylo ověřeno, že fázový kontrast
je viditelnější pro větší vzdálenost vzorek–detektor: profil přes hranu má větší kontrast
i poměr signál–šum. Podrobnější experiment na přístroji nanotom 180NF XCT od firmy
GE s podobným vzorkem a podobným nastavením tomografu je ukázán v [43]. Výsledky
experimentu v této diplomové práci souhlasí s výsledky uvedenými v [43] – fázový kontrast
se projevuje stejným způsobem, kontrast přes hranu roste se vzdáleností vzorek–detektor.
Na přístroji RIGAKU Nano3DX nelze zvětšit vzdálenost vzorek–detektor kvůli mož-
nému rozmazání v důsledku velikosti stopy zdroje, jak bylo diskutováno v sekci 3.1. Na
hranách lze také pozorovat projev fázového kontrastu. Na data byl aplikován algoritmus
phase retrieval. Aplikace algoritmu vede ke změně tvaru histogramu – nyní lze rozlišit tři
vrcholy. Toto rozlišení umožňuje snadnou segmentaci na základě histogramu. Na obr. 3.11
jsou odlišena uhlíková vlákna a vzduch na základě prahování v histogramu – práh je vždy
umístěn do minima mezi vrcholy v histogramu. Aplikace algoritmu také odhaluje pří-
tomnost oblasti, která pravděpodobně reprezentuje materiál s odlišnou hustotou, která je
obtížně detekovatelná v absorpční tomografii (na obr. 3.8 vyznačena červenou šipkou).
Uhlíková vlákna. Vzduchové póry
Obrázek 3.11: Segmentace jednotlivých fází vzorku PE s uhlíkovými vlákny skenovaným
na RIGAKU nano3DX rekonstruovaným s algoritmem phase retrieval na základně histo-




Pro léčení, prevenci a kardiochirurgické zákroky je nutné rozpoznat zdravou srdeční tkáň
a tkáň postiženou infarktem. Tyto tkáně byly doposud analyzovány pomocí fluorescenční
a rastrovací elektronové mikroskopie, které detekovaly pouze jejich povrch. Rentgenová
počítačová tomografie umožňuje 3D zobrazování těchto tkání. CT je vhodná pro skeno-
vání jak zdravé, tak i postižené srdeční myší tkáně bez použití kontrastní látky, kdy je
možné dosáhnout poměrně vysokého rozlišení (až 500 nm). Detailní analýzou struktur
získaných z nanoCT v kombinaci s konfokální, fluorescenční a rastrovací mikroskopií by
bylo možné v budoucnu navrhnout jak fyzikálně-chemické, tak i strukturální vlastnosti
bioinspirovaných syntetických nanostrukturovaných tkání, které by sloužily jako in-vitro
3D modely progrese srdečních onemocnění. Tento výzkumný projekt je realizován vědci
z CEITEC VUT ve spolupráci s kolegy z FNUSA-ICRC2 Fakultní nemocnice u sv. Anny.
Experimentální údaje
Vysušený vzorek srdeční tkáně byl skenován na přístroji RIGAKU Nano3DX s parametry
uvedenými v tabulce 3.6. Data byla rekonstruována v rekonstrukčním modulu programu
VGStudio MAX 2.2 s použitím rekonstrukce pro paralelní svazek a rekonstrukčním filtrem
Shepp–Logan [67].
Tabulka 3.6: Experimentální údaje k měření vzorku srdeční tkáně.







Cr 35 kV 24mA 10 s 800 (0,53 mm)3 2mm
Výsledky
Řez naskenovaným vzorkem je na obr. 3.12a), histogram uvedeného řezu je na obr. 3.12b).
Profil intenzit přes zeleně vyznačenou úsečku je na obr. 3.13.
Na data byl aplikován algoritmus phase retrieval. Hodnoty E a velikost voxelu byly
voleny podle experimentálních hodnot. Poměr δ/β pro vzorek je neznámý, algoritmus
byl tedy aplikován s různými hodnotami parametrů δ/β. Pro posouzení nejvhodnějšího
poměru δ/β byly vykresleny histogramy, profily intenzit přes v řezu zeleně vyznačenou
úsečku a spočítána kriteria uvedená v sekci 3.2.1. Hodnoty kriterií pro originální řez
(obr. 3.12a), tedy bez aplikace algoritmu phase retrieval, jsou uvedeny v tabulce 3.7.
Řezy srdeční tkání s algoritmem phase retrieval pro různá δ/β jsou na obr. 3.14,
histogramy těchto řezů jsou na obr. 3.15. Profily intenzit přes zeleně vyznačenou úsečku
příslušející různým hodnotám δ/β jsou na obr. 3.16. Hodnoty kriterií přes tyto profily
jsou na obr. 3.17.
Tabulka 3.7: Hodnoty kriterií přes profil intenzit přes zelenou úsečku pro řez srdeční tkáně
na obr. 3.12.
Kontrast C SNR Ostrost S
0,1 3 0,08 px−1













Obrázek 3.12: a) Vzorek srdeční tkáně naměřený na RIGAKU Nano3DX s parametry















δ/β = 100 δ/β = 300
δ/β = 1000 δ/β = 2800
Obrázek 3.14: Aplikace phase retrieval algoritmu na vzorek srdeční tkáně na obr. 3.12 pro







































Obrázek 3.15: Porovnávání rekonstrukce srdeční tkáně s algoritmem phase retrieval pro




















Obrázek 3.16: Porovnávání rekonstrukce srdeční tkáně s algoritmem phase retrieval pro





















Obrázek 3.17: Porovnávání rekonstrukce srdeční tkáně s algoritmem phase retrieval pro




Na řezu srdce na obr. 3.12a) lze na hranách pozorovat projev fázového kontrastu, tedy
typický tvar profilu intenzit přes hranu (vyznačenou zelenou úsečkou).
Na data byl aplikován algoritmus phase retrieval. Pro určení optimálního poměru δ/β
byl aplikován pro více hodnot a výsledné obrazy byly porovnávány z různých hledisek.
Pro segmentaci na základě histogramu je vhodné, aby pozadí a materiál, příp. různé
fáze materiálu, šly jednoduše a jednoznačně odlišit. V případě vzorku srdce je ideálním
případem histogram s bimodálním rozložením, ke kterému se nejvíce přibližuje varianta
δ/β ≈ 300.
Z hlediska profilu intenzit přes hranu je vhodné, aby na hraně nebyl znát tzv. hranový
efekt a zároveň ostrost hrany byla co největší. Absenci hranového efektu splňují δ/β ≈ 750
a vyšší, ostrost od hodnoty δ/β ≈ 200 klesá. S rostoucím poměrem δ/β rostou kontrast
a poměr signál–šum.
Jako optimální hodnota δ/β pro tento vzorek byla zvolena δ/β = 500 (obr. 3.18a).
Aplikace algoritmu phase retrieval zvýšila ostrost hrany, kontrast i poměr signál–šum.












Obrázek 3.18: a) Vzorek srdeční tkáně naměřený na RIGAKU Nano3DX s aplikací al-





Dalším vzorkem vhodným pro pozorování ve fázovém kontrastu jsou polyesterová (PES)
vlákna.
Experimentální údaje
PES vlákna byla skenována na přístroji RIGAKU Nano3DX s parametry uvedenými
v tabulce 3.8. Data byla rekonstruována v rekonstrukčním modulu programu VGStudio
MAX 2.2 s použitím rekonstrukce pro paralelní svazek a rekonstrukčním filtrem Shepp–
Logan [67].
Tabulka 3.8: Experimentální údaje k měření vzorku PES vláken.







Cr 35 kV 24mA 10 s 800 (0,53 mm)3 0,5mm
Výsledky
Řez naskenovaným vzorkem je na obr. 3.19a). Stejný řez s aplikací algoritmu phase retrie-
val je na obr. 3.19b). Hodnota δ/β = 583 byla zvolena podle [33] jako hodnota pro uhlík.
Histogramy obou řezů jsou na obr. 3.20.
Originální data. S algoritmem phase retrieval.
Obrázek 3.19: Řez vzorkem PES vláken skenovaných na RIGAKU Nano3DX. Vlevo origi-
nální data, vpravo s algoritmem phase retrieval. U obou řezů byl upraven jas a kontrast.




















S algoritmem phase retrieval
Obrázek 3.20: Porovnávání rekonstrukce vzorku PES vláken skenovaných na RIGAKU
Nano3DX bez a s algoritmem phase retrieval: histogramy řezů na obr. 3.19.
Diskuze
Na hranici mezi vlákny a vzduchem lze pozorovat projev fázového kontrastu na hranách.
Aplikace algoritmu phase retrieval vedla k bimodálnímu rozložení histogramu, které umož-
nilo segmentaci vláken na základě tohoto histogramu (práh byl zvolen v minimu mezi
vrcholy), jak je ukázáno na obr. 3.21.
Obrázek 3.21: Segmentace PES vláken s algoritmem phase retrieval na základně histogra-
mu. Délka červené úsečky je 100 mm.
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Závěr
Diplomová práce se zabývá fázovým kontrastem v rentgenové počítačové tomografii. Cí-
li práce jsou seznámení se s možnostmi využití fázového kontrastu v CT se zaměřením
na metodu volného šíření záření a aplikace a zhodnocení použití této metody na stani-
cích RIGAKU Nano3DX a GE phoenix v|tome|x L240 v Laboratoři rentgenové mikro
a nanotomografie CEITEC VUT.
V rámci rešerše v oblasti rentgenové počítačové tomografie je podán obecný přehled
s důrazem na fyzikální principy a matematické zpracování obrazu. Pro informace o hod-
notách uvedených fyzikálních veličin v rentgenové oblasti včetně indexu lomu pro různé
materiály jsou uvedeny odkazy na vybrané internetové databáze.
Práce je zaměřena na tomografické pozorování ve fázovém kontrastu. Jako základní
veličiny definující možnosti takového pozorování jsou zavedeny pojmy časové a prostorové
koherence. Přehledově jsou uvedeny čtyři dnes používané metody: metoda volného šíření
záření, zařazení analyzéru, mřížková interferometrie a rentgenová interferometrie. Meto-
da volného šíření záření je díky snadné experimentální sestavě, tj. detektor je umístěn
v přiměřeně velké vzdálenosti od vzorku, nejjednodušší metodou a lze ji snadno aplikovat
i v laboratorních podmínkách bez nutnosti použití dalších komponent. Pro získání infor-
mace o rozdílu fáze záření po průchodu vzorkem a fáze, kterou by záření mělo, kdyby
prošlo prostředním bez vzorku, byly vyvinuty algoritmy phase retrieval.
V práci je demonstrováno použití metody volného šíření záření na vzorcích měřených
na laboratorních zdrojích v Laboratoři rentgenové mikro a nanotomografie CEITEC VUT.
Vzorek polyethylenu s uhlíkovými vlákny je měřen na dvou CT systémech, GE phoenix
v|tome|x L240 a RIGAKU Nano3DX. Na obou jsou pozorovány projevy fázového kontras-
tu (hranový efekt). Vzhledem k parametrům zařízení RIGAKU Nano3DX nelze metodu
volného šíření záření ověřit pro více vzdáleností vzorek–detektor. U stanice GE phoenix
v|tome|x L240 je pozorován větší fázový kontrast pro větší vzdálenost vzorek–detektor.
Pozorování ve fázovém kontrastu na přístroji RIGAKU Nano3DX je demonstrováno také
na vzorcích polyesterových vláken a srdeční tkáně.
Aplikace algoritmu phase retrieval na data s projevem hranového efektu vede ke zvý-
šení ostrosti hrany, kontrastu i poměru signál–šum a k usnadnění segmentace na základě
histogramu. U vzorku PE s uhlíkovými vlákny odhaluje přítomnost materiálu pravděpo-
dobně s jinou hustotou. V rámci aplikace algoritmu phase retrieval na vzorek srdeční
tkáně skenované na RIGAKU Nano3DX jsou pro určení neznámého indexu lomu v po-
době poměru δ/β navržena a aplikována kriteria, která jsou, spolu s tvarem histogramu,
vhodná pro automatický výběr optimální hodnoty. V některých případech mohou být
projevy fázového kontrastu nežádoucí – pokud uživatel pro jednoduchost, ušetření času
nebo kvůli neznalosti nechce v rámci zpracování aplikovat algoritmus phase retrieval, tvar
histogramu a hranový efekt mohou znesnadňovat segmentaci a analýzu dat.
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ZÁVĚR
Oba testované přístroje umožňují pozorování ve fázovém kontrastu metodou volného
šíření záření. Oproti synchrotronovým zdrojům jsou laboratorní zdroje omezeny zejména
polychromatickým spektrem záření a velikostí stopy zdroje, která určuje míru prostorové
koherence.
Přístroj GE phoenix v|tome|x L240 umožňuje nastavení napětí v rentgenové trubici
a velké vzdálenosti vzorek–detektor. Napětí na rentgenové trubici určuje intenzitu záření,
ale s rostoucí intenzitou záření se zvětšuje také velikost stopy, která negativně ovlivňuje mí-
ru prostorové koherence. Při zvětšování vzdálenosti vzorek–detektor se zároveň zmenšuje
zorné pole. Pro pozorování ve fázovém kontrastu jsou tedy vhodné malé vzorky z lehkých
materiálů jako polymery, tkáně apod.
Přístroj RIGAKU Nano3DX má fixní nastavení vzdálenosti zdroj–vzorek a pro každý
terč specifickou hodnotu napětí v trubici. Kvůli velikosti stopy zdroje nelze metodu vol-
ného šíření záření použít pro větší vzdálenosti vzorek–detektor než 1mm–2mm, nicméně
prostorová koherence záření je dostatečná pro pozorování ve fázovém kontrastu. Výhodou
je malá velikost pixelu (až 27 mm).
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Seznam použitých zkratek a symbolů
a0(x, y), a1(x, y), ai(x, y)
amplitudové koeficienty ve Fourierově řadě
A amplituda vlnění rozptýleného atomem
A0 amplituda vlnění rozptýleného elektronem
Am atomová hmotnost
a.u. angl. arbitrary unit, relativní jednotka
angl. obvykle používaný výraz v angličtině
c rychlost světla [m·s−1]
C kontrast
CEITEC VUT Středoevropský technologický institut – Vysoké učení technické v Brně
CT rentgenová počítačová tomografie (angl. computed tomography)
CTF funkce přenosu kontrastu, angl. contrast transfer function
d charakteristický rozměr předmětu
dM charakteristická transverzální velikost předmětu
D efektivní vzdálenost šíření
e elementární náboj e = 1,602 · 10−19C
E energie
F {f(x)} Fourierova transformace funkce f(x)
F−1 {f(x)} inverzní Fourierova transformace funkce f(x)
f(x, y) funkce popisující předmět v souřadnicích x, y
f(ω) atomový rozptylový faktor
f1(ω) reálná část atomového rozptylového faktoru
f2(ω) imaginární část atomového rozptylového faktoru
F (u, v) Fourierova transformace předmětu
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ
g(r⃗1, r⃗2) normovaná vzájemná intenzita
g(τ) komplexní stupeň časové koherence
G0, G1, G2 mřížky
I intenzita záření prošlého předmětem




j0(E) spektrální hustota intenzity
k vlnové číslo
k⃗ vlnový vektor
K, L, M absorpční hrany
l1, l2 vzdálenost mezi mřížkami G0, G1, resp. G1, G2
llong podélná (longitudální) koherenční délka
lshear shearing length






N počet, přirozené číslo
NF Fresnelovo číslo
p velikost pixelu
ps(Φ) funkce charakterizující závislost µ na trajektorii Φ paprsku v materiálu
p(ϱ, θ) projekce vzniklá prozářením předmětu
pf (ϱ, θ) filtrovaná projekce
P (ω, θ) Fourierova transformace projekce
P (ξ) polarizační faktor
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p0, p1, p2 perioda mřížky
r vzdálenost (velikost polohového vektoru)
r⃗ polohový vektor
r0 klasický poloměr elektronu (r0 = 2,8 fm)
rtg rentgen, rentgenový
s velikost stopy zdroje




t(x, y) tloušťka předmětu
T (x, y) funkce propustnosti
U neostrost
u, v souřadnice ve frekvenční doméně
V objem
x, y prostorové souřadnice v rovině kolmé ke směru šíření záření
xg poloha mřížky ve směru osy x
x⃗, y⃗, z⃗ jednotkové vektory ve směru souřadnicových os
z prostorová souřadnice ve směru šíření záření
z0 vzdálenost zdroj–detektor
z1 vzdálenost předmět–detektor
Z, Zp protonové číslo
zT Talbotova vzdálenost
β imaginární část indexu lomu vyjadřující útlum vlny
δ reálná část indexu lomu vyjadřující snížení indexu lomu (angl. index
refraction decrement)
∆λ spektrální šířka svazku
θ úhel od osy x v rovině x, y, úhel od osy u ve frekvenční doméně u, v
Θ úhlová velikost zdroje
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ
λ vlnová délka
λ¯ střední vlnová délka
µ lineární absorpční koeficient
µmass hmotnostní absorpční koeficient
mCT rentgenová počítačová mikrotomografie (angl. computed microtomogra-
phy)




φi(x, y) fázové koeficienty ve Fourierově řadě
Φ přímka
ω úhlová frekvence
Ω vzdálenost od počátku souřadnic ve frekvenční doméně
ψ(r⃗, t) komplexní vlnová funkce
ξ úhel odklonu šíření záření vůči původnímu směru
ζ filtr aplikovaný na projekce
x⋆ veličina komplexně sdružená k x
f(x) ∗ g(x) konvoluce funkcí f(x) a g(x)
⟨x⟩ střední hodnota veličiny x
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